



















































































































































































































































walk  on  various  cushioning  conditions  within  one  experimental  session  while  measuring 
biomechanical  performance.  We  sought  to  quantify  how  critical  walking  outcome  metrics, 
defined later in this section, change as a function of midsole cushioning parameters, in order to 
answer  the overarching question:  can we manipulate  shoe properties  to enhance aspects of 
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expend energy  to  cushion  the body  from  running  impacts when  the  collision  interface  (heel, 
midsole  and/or  ground  surface)  does  not  adequately  attenuate  the  impact  forces.  Empirical 
evidence has been observed  that supports  this claim  (Frederick et al. 1983, Tung et al. 2014, 
Kerdok et al. 2002, Hardin et al. 2004, Boyer and Nigg 2004, Nigg et al. 2003) (see Section 1.4.3). 
Since  the  characteristics  of  ground  impact  can  have  a  significant  effect  on  movement 
biomechanics, it is of interest to ask if collision effects during walking can be similarly altered by 
manipulating  the  cushioning  under  the  heel.  Push‐off  is  the  main  phase  of  positive  power 
generation, and is believed to play an important role in safe and economical gait, since push‐off 





In  this  thesis,  I  sought  to  investigate  a  large number of heel  and  forefoot  cushioning 
combinations  in  order  to  perform  a  systematic  and  fairly  comprehensive  investigation  of 
cushioning properties. I used biomechanical outcome measures related to push‐off and collision 
to gain  insight  into how cushioning affects gait biomechanics.  If biomechanical trends  in COM 
peak collision and push‐off power can be determined as cushioning is altered, and especially if 
the effects of the forefoot and heel cushioning can be decoupled, it could be possible to tailor 











































of mechanical energy  from  the  trailing and  leading  limbs  (Donelan et al. 2002a). When  total 
positive COM power (i.e., power that biomechanically must have been produced by energetic 
muscle  actions  or  elastic  return)  is  summed  over  a  stride  and  divided  by  stride  period,  the 
resulting outcome provides insight into the mechanics of walking. Under certain conditions, the 






that  similar  trends  arose  in  both  these metrics  (Figure  1).  Though  the  shapes  of  the  curves 
displayed do not perfectly match and the magnitudes of the data points are distinctly different, 












































deformable  foot  power.  The  foot  and  shoe  can  be  modeled  as  a  deformable  body  and  an 
algorithm can be employed to calculate the power (generally dissipated) by distal foot elements. 
This technique utilizes center‐of‐pressure changes and foot COM position, velocity, and angular 













  One of  the more commonly  referenced  relationships with  regard  to altering  footwear 
properties for runners  is the  increasing effect of mass added to the foot on metabolic cost of 
locomotion. It was found that for every extra 100 grams of shoe mass, running metabolic cost 


















present  trend  towards  increasing  metabolic  cost.  As  an  example,  one  study  (Martin  1985) 
performed a condition where mass was added to the thighs instead of the feet. The result of that 

















Due  to  these  reported  effects  of  changing  mass  on  the  energetics  of  walking,  it  is 
important to design an experiment in such a way that footwear conditions are mass‐matched. 




























related  joint power  calculations  from  inverse dynamics  (see  Section 1.3)  and COM power  at 
various walking speeds. First,  it was found that the ankle tended to be more plantar‐flexed at 







  During  running,  it  has  been  observed  (Arampatzis  et  al.  1999)  that  as  gait  velocity 
increases on a given surface, the stiffness of the equivalent spring meant to model the human 















range  of  75.4  to  945.7  kN/m  has  a  significant  effect  on  running  biomechanics. Of  note,  the 
metabolic expenditure as calculated from oxygen uptake measurements showed a positive trend 













  Evidence  suggests  that  runners  tune  their  leg  stiffness based on  surface properties  in 
order  to maintain  roughly  constant  support mechanics  (Ferris et  al. 1998,  Ferris et  al. 1999, 
Kerdok et al. 2002). In this context, leg stiffness is defined as the peak force on the leg over the 









can play an  important  role. A  later study  (Hardin et al. 2004) showed  that  increasing surface 





study. Highlighting  this  claim,  participants  of  the  study mentioned  that  running  on  the  low 
stiffness conditions resembled “running on sand” (Hardin et al. 2004).  
  The  effects  of midsole  cushioning  properties  and  running  surface  properties may  be 
superimposable. It was proposed by Hardin et al. (2004) that sole cushioning properties could 
potentially have a more pronounced effect on running metabolic expenditure when running on 















(Frederick et al. 1983) does not disagree with  the previously proposed concept of  leg  tuning 









































experimental design. They eliminated order effects by designing  two  sets of  trials, occurring 
during two experimental sessions, reversing order between the viscous and elastic conditions for 
each trial set and also for each session. The experimenters’ hypotheses were confirmed when 












































  When walking  like an  inverted pendulum,  the model predicts  that  for  the duration of 











































  Though the  inverted pendulum model performs well  for predictions of COM work and 
velocity during  the different phases of walking, by design  there are some measures  it cannot 
predict  and  some  factors  it  does  not  take  into  account. One  of  the metrics  unpredicted  by 
inverted‐pendulum  walking  is  the  time  duration  of  COM  redirection.  In  the  model,  work 
performed by the trailing and leading legs during double support occur at small, but undetailed 
durations. This metric has been measured  in other studies to date (Adamczyk and Kuo, 2009). 





and  not  well  understood,  and  some  aspects  of  metabolic  concerns  in  walking  are  not  well 






  Though  many  inverted  pendulum  models  have  been  adapted  to  model  various 
parameters, the simplest  inverted pendulum models do not take  into account deformation of 




walking)  play  an  important  role  in  mediating  collisional  effects.  Furthermore,  soft  tissue 
deformation sometimes has the potential to actually store energy and return it, a phenomenon 
sometimes referred to as elastic rebound (Kuo et al. 2005, Zelik and Kuo 2010), and this effect is 






can  be  show  to,  in  the  ideal  scenario,  reduce  the  needed  work  of  active  components 
(plantarflexors of the ankle) to zero (Zelik et al. 2014). Though this model still has a large body of 
assumptions that the human body does not match (for example, the Achilles tendon cannot act 





  The  phases  of  walking  where  changes  in  COM,  joint,  and  deformable  foot  powers, 
resulting from changing sole cushioning, will likely show the most substantial variability are push‐






















and  push‐off  respectively  could  be  decoupled.  In  other  words,  if,  for  example,  soft  heel 
cushioning  was  determined  to  benefit  subjects  in  some  quantifiable way  but  hard  forefoot 
cushioning was also determined to be beneficial in another way, a shoe with both these qualities 





























































as  described  above.  Qualitatively,  the  performance  of  the  hook‐and‐loop  was  more  than 
adequate for this application. It held the applied sole both vertically (i.e., the sole did not separate 









































bending  stiffness  in  the direction of dorsiflexion was qualitatively close  to  that of  the  softest 








deviation), mean height 178.4 cm  (5.72 cm  standard deviation), mean mass 77.9 kg  (8.50 kg 
standard  deviation)  with  mean  size  10.5  (mean  10.6,  0.75  standard  deviation)  shoes.  The 


































were  asked  to  come off  the  treadmill  and put on  the  testing  shoes.  The  reason  a warm up 








At  this point  the experiment began. The  conditions were pseudorandomized  for each 
subject such that the order of the cushioning conditions on the forefoot was randomly selected, 
and the order of the heel cushioning for any given forefoot condition was randomly selected. This 






Forefoot  Heel    Forefoot  Heel 
Hard  Hard    Medium  Soft 
Hard  Medium    Soft  Hard 
Hard  Soft    Soft  Medium 
Medium  Hard    Soft  Soft 










steps),  which  has  been  shown  to  be  the  minimum  necessary  warm  up  time  for  treadmill 



























Hard  28    Hard  75 
Medium  35    Medium  102 
Soft  41    Soft  122 




Hard  0    Hard  0 
Medium  22    Medium  62 










































the  soft heel  condition.  The  only  variable  altered between  the  three  trials was  the  forefoot 
cushioning condition. The soft forefoot condition resulted in the highest peak power magnitude, 
followed by the medium forefoot and finally the hard forefoot. The peak magnitudes, normalized 




















forefoot  cushioning  condition  across  subjects,  thicknesses,  and  heel  cushioning  conditions. 

















the  peak  power  value  for  the  hard  condition.  In  this way,  vertical  shifts  of  the  data  can  be 
neglected  and  the  trends  between  hard,  medium,  and  soft  forefoot  cushioning  can  be 
emphasized. The statistical significance presented in the Figure was analyzed before shifting all 













































































shows a  representative ankle plot  for  the  tall  trials.  Interestingly, where  the ankle shows  the 
trend seen in Figure 19 for the short trials, in the tall trials it begins to show a less regular trend, 




























































  The  comparisons  shown  in  the  representative  subject were also  found across  subject 
averages of COM peak collision power. Figure 24 presents this trend across subjects for only the 
tall, soft forefoot comparison for clarity of representation. The squares represent the means, the 














  Figure 25  summarizes  the effect of  changing heel  cushioning over all  thicknesses and 
















expected. A  representative  set  can be  seen  in Figure 26. Though analysis of  this  comparison 
yielded no  statistical  significance,  significance was  found  for  the hard  forefoot  condition and 
medium forefoot condition for the tall trials. That being said, the comparison with the maximum 













  Collision  can  also be  seen well  in  the 3DOF+F  curve.  Figure 27  shows 3DOF+F power 
plotted  over  typical  COM  power,  represented  across  a  full  stride.  There  is  a  clear  power 






























included. For  these  comparisons,  the  thickness  seemed  to play a  role  in how each  joint was 
contributing  power.  Figure  30  shows  representative  ankle  and  knee  plots  for  the  tall  trials. 
Interestingly, where the ankle and knee show no meaningful or significant trends  in the short 


































































































trends,  this  time  becoming more  negative  as  heel  cushioning was  varied  from  hard  to  soft. 
Though it appears a consistent trend across all curves in Figure 36 that the work becomes less 
negative from hard to medium, then more negative from medium to soft, no significance was 
determined  between  the  hard  heel  and  medium  heel  conditions  for  any  of  the  curves. 


















cushioning,  but  the  ankle  and  hip  both  had  significant  (P  <  0.05)  changes.  The  ankle  power 
63 
 
decreased  by  0.23  W/kg  and  the  hip  power  increased  by  0.03  W/kg.  For  simplicity  of 
presentation, only  the  significant  trends  in  joint and  foot work  for push‐off and  collision are 
shown. The hip push‐off work increased by 0.005 J/kg. 
Table 4: Hard‐Stiff Forefoot Comparisons with a Short, Hard Heel 
  Hard Forefoot  Stiff Forefoot  T‐Test Significance 
COM Push‐off Peak Power  2.97 W/kg  2.82 W/kg  P = 0.029 
COM Collision Peak Power  ‐2.52 W/kg  ‐2.55 W/kg  P = 0.59 
Hip Push‐off Power  0.88 W/kg  0.91 W/kg  P = 0.035 
Knee Push‐off Power  ‐0.51 W/kg  ‐0.52 W/kg  P = 0.90 
Ankle Push‐off Power  3.39 W/kg  3.16 W/kg  P = 0.010 
Foot Push‐off Power  ‐0.41 W/kg  ‐0.40 W/kg  P = 0.50 
COM Push‐off Work  0.246 J/kg  0.249 J/kg  P = 0.79 
COM Collision Work  ‐0.217 J/kg  ‐0.217 J/kg  P = 0.95 









































The  results derived  from COM power  support Hypothesis One. A  secondary measure, 
COM collision work, shows changes coinciding with changing  forefoot cushioning  (Figure 34). 
Since COM power  is the primary analysis metric and  joint and foot power results support the 
findings  in  COM  power,  though  the  COM  collision work  results  are  interesting,  they  do  not 
directly refute Hypothesis One. 
The data presented  in  this work  supports  the  idea  that  forefoot  and heel  cushioning 
effects can be  largely decoupled when considering their effects on peak collision and push‐off 
power.  This  concept  can  be  very  useful  in  the  design  of  purposeful  walking  shoes.  If  it  is 












the  rebound  and  pre‐load  phases  of  walking,  when  that  section  of  the  shoe  is  initially 
compressed. As a result the forefoot cushioning has a  less substantial effect on push‐off peak 
power.  Figure  37  supports  this  explanation. As  the  forefoot  cushioning  becomes  softer,  the 













up  these  trends.  The  net  power  generated  by  the  ankle musculature,  at  least  for  the  short 
conditions, increases with a comparable magnitude to the increases noted in COM power (see 























under constant  thickness and  forefoot cushioning, decreasing  the heel cushioning durometer 





















more negative  for power,  5.7% more negative  for work).  This  implies  that  though  the work 
becomes more negative,  it  likely  also becomes more  impulsive, with higher magnitude peak 
powers. A possible explanation of this is that the soft heel cushioning was so soft, its compression 
absorbed little energy before the heel “bottomed out”, resulting in a more impulsive peak power. 













heel  may  be  a  partial  explanation  for  why  the  COM  peak  collision  power  does  not  vary 
significantly in the same comparison, especially given that hip power seems to be more negative 
(though not significantly) for that comparison. 
Foot work  during  collision  followed  a  similar  decreasing  trend  for  the  hard‐soft  and 






potentially  not  being  accounted  for  in  the  metrics  utilized  in  this  thesis  (possibly  due  to 
biomechanical measurement  limitations or unmeasured soft tissue dynamics elsewhere  in the 
body).  The  differences  in  this  case  are  small  enough  to  be  reasonably  assumed  as  error  in 





metrics were altered  that point  to  the decreased  impulsivity of push‐off with higher bending 
stiffness. Though the COM push‐off work was not statistically different for the stiff condition, the 
















inverse dynamics was  the  same across  subjects. Thus analysis was  focused  solely on  relative 
differences, which helped mitigate these common accuracy issues.  
  There is some evidence in this experiment that the tall, soft forefoot condition reduced 





































The  impact of  this  thesis  is  to begin  the work  towards a more comprehensive under‐
standing of the effect of sole cushioning on biomechanical aspects of walking. This understanding 
could potentially be utilized to tailor footwear to alter/enhance aspects of healthy walking or for 
gait  rehabilitation. Based on  the  results of  the presented experiment,  the  forefoot  and heel 
cushioning  parameters  may  be  independently  altered  to  have  some  desired  effect  on  the 
biomechanics of healthy gait. Manipulating forefoot cushioning primarily influenced aspects of 
push‐off and manipulating heel cushioning primarily influenced aspects of collision. 




































































































































































































































































































  Parameter One    Parameter Two    Constant  Formula 
To 
convert 
Normalized 
Power (W/kg)  to 
Dimensionless 
Power  divide parameter 
one by 
29.54 W/kg  g*sqrt(g*L) 
Normalized 
Work (J/kg) 
Dimensionless 
Work  9.072 J/kg  g*L 
 
